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Résumé — Les maladies pulmonaires interstitielles, comme la Fibrose Pulmonaire Idiopathique (FPI),
affectent le tissu pulmonaire dans sa structure alvéolaire, ce qui impacte les propriétés mécaniques du
poumon, et par conséquent les fonctions pulmonaires. Dans ce travail, nous cherchons a mieux com-
prendre la mécanique pulmonaire afin d’améliorer le diagnostic de la FPI. Un modele poromécanique du
poumon pendant la respiration est mis en place, puis les parametres mécaniques régionaux du poumon
sont estimés a partir de données cliniques. Ce processus servira d’outil de diagnostic augmenté pour les
cliniciens.

Mots clés — mécanique pulmonaire, estimation de parametres, données cliniques, diagnostic.

1 Contexte et objectifs

Les maladies pulmonaires sont une cause de mortalité majeure dans le monde puisque trois d’entre
elles, la maladie pulmonaire obstructive chronique, le cancer du poumon et la tuberculose, font par-
tie des dix premieres causes de mortalité (OMS, 2018). Les pneumopathies interstitielles désignent un
groupe plus rare de maladies pulmonaires touchant le tissu pulmonaire et impactant sa structure alvéo-
laire (NUNES et al., 2017). Parmi elles, la Fibrose Pulmonaire Idiopathique (FPI) est une maladie chro-
nique et mortelle qui se manifeste par une accumulation de fibres de collagéne dans le tissu interstitiel,
entrainant 1’épaississement, la rigidification et la destruction des parois alvéolaires. Ces caractéristiques
impliquent une baisse dans 1’efficacité des échanges gazeux et une perte d’élasticité de I’organe (LEDE-
RER et MARTINEZ, 2018). Les patients souffrent alors de dyspnée, s’aggravant avec le temps. La FPI
est une maladie mal comprise, mal diagnostiquée et mal soignée. Une hypothése a été émise d’un cercle
vicieux mécanique ayant lieu chez les patients, au cours duquel I’accumulation de fibres entraine de plus
grandes contraintes dans le tissu pulmonaire, qui elles-méme induisent une production plus importante
de fibres (HINZ et SUKI, 2016).

Dans ce travail, nous cherchons & mieux comprendre la mécanique pulmonaire, notamment dans
le cas de la FPI, et a améliorer le diagnostic de celle-ci a ’aide d’outils de modélisation mécanique
personnalisée. Pour cela, nous mettons en place un modele poromécanique du poumon a I’échelle de
I’organe pendant la respiration, a partir d’'un modele géometrique personnalisé réalisé a partir d’images,
de conditions aux limites spécifiques et d’une loi de comportement poromécanique. Ce modele nous
permet ensuite d’estimer les parametres mécaniques régionaux chez les patients a partir des données
cliniques et ainsi de détecter les zones dans lesquelles les propriétés mécaniques sont anormales. Par
conséquent, ce processus pourra servir aux cliniciens comme un outil de diagnostic augmenté.

2 Matériels et méthodes

2.1 Modéele du poumon a I’échelle de I’organe et de la respiration
2.1.1 Cadre poromécanique

Le poumon est un matériau poreux composé de tissu, appelé parenchyme pulmonaire, et d’air, pré-
sent dans les alvéoles pulmonaires. Il peut étre décrit par des concepts de poromécanique (COUSSY,



2004), mettant en jeu une mixture considérée comme la superposition de deux phases, une phase fluide
et une phase solide. Plus précisément, une formulation générale de poromécanique, adaptée aux grandes
déformations par I’utilisation de lois de comportement hyperélastiques non linéaires et vérifiant les prin-
cipes de la thermodynamique et de conservation, est utilisée pour décrire le systtme (CHAPELLE et
MOIREAU, 2014). Seules les hypotheses d’incompressibilité du fluide et de conditions isothermes y sont
posées, hypotheses valables dans le cas de la modélisation pulmonaire. La mixture y est décrite par un
systéme a trois équations : I’une décrivant la mécanique du solide, une deuxiéme 1’écoulement du fluide
et une troisicme la conservation de la masse fluide.

Cette formulation générale est adaptée plus précisément a la modélisation pulmonaire par la formula-
tion de deux hypotheses spécifiques a la mécanique pulmonaire. (i) La transformation est quasi-statique,
ce qui permet de négliger les termes inertiels. (ii) La pression du fluide, c’est-a-dire la pression alvéo-
laire, est homogene dans I’ensemble du systéme ; elle est considérée égale a la pression atmosphérique
dans le cas de la respiration spontanée et imposée par le ventilateur lors d’une respiration artificielle.

Considérons une mixture qui, & I’instant 7, occupe le domaine spatial Q de frontiere dQ2. Sa posi-
tion peut étre décrite par rapport a la configuration de référence (o, 0Q), correspondant au début de
I’inspiration pour le cas du poumon. Par le suite, les grandeurs associées a la configuration de référence
seront notées avec 1’indice "0". On définit @(X,7) = x la transformation de Q vers Q et le déplacement y
tel que y(X,t) = x - X. Le gradient de déformation est F (X,t) = V. La densité de la mixture, composég
d’une fraction volumique de fluide ¢ et de (1 — ) de solide, est po, telle que po = pso (1 — @) +p 00 et on
note my la densité de masse fluide ajoutée en tout point du systeéme. La mixture, soumise a des forces de
gravité g et des forces de traction de surface ), est alors décrite, dans le cas quasi-statique, par I’équation
suivante d’inconnue y, vérifiée pour toute fonction test admissible Vit

L dyEvidQ = [ (po+mo)gidQo+ [ 1gvidss ()
Qo - Qo - Q9

avec X le second tenseur de contraintes de Piola-Kirchhoff, £ = 3 (E" .F —1),d,E.vi = (ET (y)V.v}) '
Le terme de contraintes peut €tre précisé dans le cas de la mixture en décomposant I’énergie libre de
Helmholtz de la mixture y sur le solide et le fluide :
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ennotantJ =detF,C=FT.F,J, = J(1—0) (voir (CHAPELLE et MOIREAU, 2014) pour plus de détails).

De plus, l’hy&)tﬁéseﬁe Eression fluide homogene imposée permet la séparation du terme d’énergie
interne du solide en faisant apparaitre un terme de pression suiveuse sur la surface d€y de normale N,,.
Cette hypothese permet aussi d’éviter la résolution de 1’équation fluide. Il en résulte 1’équation suivante :
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Dans ce travail, les effets de la gravité sont négligés et aucune force volumique n’est donc prise en
compte. De plus, nous étudions le cas de la respiration libre dans lequel la pression interne py est négligée.

2.1.2 Loi de comportement solide

La forme suivante pour 1’énergie libre de Helmholtz du solide y; est choisie (CHAPELLE et MOI-
REAU, 2014) :
W, = Wskel(E) + Wbulk(fs) 4)

avec W/ (E) représentant le comportement du solide en tant que structure, W?“*(J;) décrivant I’énergie
liée au char@ement de volume de la phase solide. Le parenchyme pulmonaire étant un tissu biologique,
son comportement est considéré hyperélastique non linéaire isotrope. Le terme W/ (E) représente donc
un potentiel hyperélastique qui dépend du matériau constitutif du solide ainsi que de sa microstructure.
Afin de déterminer le potentiel W**¢/(E), les données cliniques sont utilisées. Les courbes représen-
tant le volume pulmonaire en fonction de la pression pleurale permettent de caractériser le comportement



macroscopique du poumon en volume et sont utilisées par les cliniciens pour calculer la compliance glo-
bale du poumon, définie comme la pente de la courbe P-V & une pression donnée. Ces courbes P-V nous
permettent de déterminer la forme de W/ (E) :

kel (é) =Bl —3—2In(J)) +a (eY(Jz—l—Zln(J)) _1) )

avec o, P, v trois constantes, I; = trC. Ce potentiel hyperélastique dépend de trois constantes a, [, 7,
dont les valeurs sont obtenues dans un premier temps par calibration 2 partir des courbes P-V (GIBSON
et PRIDE, 1976). Dans un second temps, ces valeurs seront personnalisées pour chaque patient a partir
des données cliniques (voir paragraphe 2.2.4).

2.1.3 Détermination de I’état de contrainte en début d’inspiration

Le poumon n’est jamais déchargé. Méme en début d’inspiration, il est soumis a une pression de
—0.5cmH;0. Cet état Q, sous chargement, présente donc un champ de contraintes interne Xy, qu’il est
nécessaire de déterminer. La configuration non contrainte  est d’abord calculée, puis la configuration
initiale Qg en est déduite.

Pour calculer la configuration non contrainte €, une pression négative, représentant la pression
pleurale s’exercant sur la surface du poumon, est considérée. Le probleme est donc de déterminer la
géométrie de la configuration non contrainte €, dans laquelle le poumon est soumis a une pression
nulle, connaissant la géométrie de la configuration initiale €2y, dans laquelle le poumon est soumis a une
pression de —0.5cmH;0. La résolution de ce probleme inverse est décrite dans le paragraphe 2.1.5.

2.1.4 Conditions aux limites

La mécanique du poumon au cours de la respiration met en jeu un environnement complexe. Le
poumon est entouré de la plevre, constituée de deux feuillets et appliquant une pression négative, appelée
pression pleurale, sur la surface du poumon afin de le maintenir gonflé et au contact de son environnement
proche (cage thoracique et diaphragme notamment). Au cours de la respiration, le diaphragme tire sur
la plevre, entralnant une baisse de la pression pleurale, ce qui permet au poumon de se gonfler et de
se remplir d’air. Les muscles intercostaux jouent aussi un role dans I’expansion de la cage thoracique
pendant I’inspiration.

Pour modéliser ce comportement complexe, plusieurs choix ont été faits, comme représentés sur la
Figure 1. (i) La pression pleurale est modélisée par une pression négative pp sur la surface du poumon.
Cette pression varie, sous 1’action du diaphragme, de —5cmH,O en expiration 8 —8cmH;0O en inspi-
ration normale et peut attendre —30cmH;O en inspiration forcée. Les forces de traction de surface sur
0dQ de normale n sont donc t = — Ppin, ce qui correspond a 1y = —ppIJF _TNO. (i1) L’interaction entre la
cage thoracique et les poumons est définie par un contact bilatéral. On considere un contact sans frotte-
ment, pour représenter le role de lubrifiant du liquide pleural dans la plevre, et permanent, les surfaces
initialement en contact restant en contact. (iii) Les mouvements de la cage thoracique pendant 1’inspi-
ration dus aux muscles intercostaux sont plus marqués chez les patients atteints de FPI que chez les
personnes saines et ne peuvent pas &tre négligés. Par conséquent, ils sont pris en compte en imposant un
déplacement a la cage thoracique.

2.1.5 Implémentation

Les calculs sont effectués avec le logiciel Abaqus. Le calcul de la configuration non contrainte £
et du champ de contrainte initial X, est réalisé en utilisant une méthode de point fixe (SELLIER, 2011;
GENET, M. RAUSCH et al., 2015; M K. RAUSCH, GENET et HUMPHREY, 2017). Un contact maitre-
esclave est utilisé, la cage thoracique en tant que maitre et la surface du poumon comme esclave. Les
nceuds surfaciques sont réajustés au début du calcul pour éviter 1’interpénétration des surfaces.
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FIGURE 1 — Conditions aux limites utilisées pour le calcul de la configuration non contrainte € et
la configuration déformée Q. u déplacement imposé de la cage thoracique, ppie pression pleurale a
I’expiration, pp; pression pleurale a I’inspiration.

2.2 Personnalisation du modéle
2.2.1 Données

La personnalisation du modele au patient est possible grace aux données cliniques. Les images 3DCT
sont acquises a I’hopital Avicenne de I’APHP sur des patients atteints de fibrose pulmonaire. La résolu-
tion spatiale des images est 0.66 x 0.66 x 0.7mm? et leur taille 512 x 512 x 446 pixels. Deux images par
patient sont acquises, une en fin d’expiration (/p) et une en fin d’inspiration (/;). Pendant I’acquisition, le
patient est en apnée, couché sur le dos, les bras tendus au-dessus de la téte.

2.2.2 Modéele géométrique personnalisé

Les modeles géométriques de poumon et de cage thoracique sont des modeles éléments-finis. Le
poumon est représenté par un maillage volumique, tandis que la cage thoracique est modélisée comme
une surface. Les maillages correspondent au début de I’inspiration.

Le modele géométrique personnalisé du poumon est obtenu a partir des images 3DCT du patient. Le
poumon est segmenté sur I’image en expiration Iy en utilisant un algorithme (FETITA et al., 2016) déve-
loppé spécifiquement pour la segmentation de poumons fibrosés, permettant de résoudre les difficultés
de segmentation de ces zones malades. La surface des poumons est extraite avec le logiciel MeVisLab,
puis un maillage surfacique puis volumique est réalisé avec le logiciel GMSH (REMACLE et al., 2009;
GEUZAINE et REMACLE, 2009) au moyen d’éléments tétrahédriques.

Quant a la cage thoracique, seule sa surface interne est prise en compte. Sa structure géométrique est
segmentée manuellement avec MeVisLab sur [ et /. La segmentation est réalisée de mani¢re a ce que
la surface de la cage thoracique coincide avec la surface des poumons dans les zones de contact entre
la cage thoracique et les poumons. La surface de la cage thoracique issue de la segmentation de I est
discrétisée au moyen d’éléments de coques.

2.2.3 Personnalisation des conditions aux limites

Le déplacement imposé 2 la cage thoracique est celui observé sur les images entre Iy et I;. A partir
de la segmentation de la cage thoracique sur les images Iy et /1, deux masques sont obtenus. Les dépla-
cements entre les deux états de la surface de la cage thoracique sont calculés par corrélation d’images
(GENET, STOECK et al., 2018) sur ces deux masques.

La pression appliquée sur la surface du poumon pourrait étre personnalisée avec des données de pres-



sion pleurale que les cliniciens peuvent obtenir avec un cathéter cesophagien ou dans le cas d’une biopsie
pulmonaire. La pression utilisée ici est calculée a partir de la loi de comportement et des parametres
calibrés afin qu’elle corresponde au volume final du poumon observé sur /;.

2.2.4 Estimation des parametres mécaniques régionaux

Les parametres mécaniques régionaux sont estimés a partir du modele pulmonaire et des données
cliniques. Des zones du poumon sont déterminées en fonction de leur état, sain ou malade, par un al-
gorithme de reconnaissance de texture utilisant des techniques d’apprentissage (TARANDO, 2018). Les
parametres de la loi hyperélastique (5) sont évalués pour chacune de ces zones, en considérant des pro-
priétés mécaniques homogenes par zone. La pression n’étant pas personnalisée, les valeurs obtenues sont
relatives et non absolues. Le probléme inverse est formulé comme un probleme d’optimisation, dans le-
quel on cherche I’ensemble des paramétres 6 = {a, 3,7y} qui minimise une fonction f représentant 1’écart
entre les données cliniques et le modele :

0 = argmin f(8") (6)
o
Nous considérons deux approches d’utilisation des données qui different dans la formulation de la fonc-
tion f a minimiser.
Dans une premiere approche, les données utilisées sont les images I et I;. La fonction f prend alors

la forme suivante :
1 2
Vi) oy (19200 20~ 20) 00
fim(6) = ; (N
[3dQ
| Q0| Jay 0
avecy .. champ de déplacement obtenu par le modele.
Une seconde approche consiste a calculer le champ de déplacement y. entre les images Iy et I; et de
le comparer au champ de déplacement Y nodel calculé par le modele. Dans ce cas, f s’écrit :

! 2
Faep1(8) = \/| Q | /90 (Xmodel()—(’ 6) —Xim(Lf)> o
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Le champ de déplacement y. issu des images est calculé par une technique de corrélation d’images
(VISHNEVSKIY et al., 2017) développée pour les problemes présentant des champs de déplacement
discontinus, présents dans les images thoraciques au niveau de I’interface de glissement entre la cage
thoracique et les poumons.

La résolution du probléme inverse utilise un algorithme d’optimisation basée sur une stratégie d’évo-
Iution avec adaptation de matrice de covariance (HANSEN et AUGER, 2014).

(®)

3 Résultats

Sur la Figure 2, nous pouvons voir le résultat de la simulation réalisée sur un patient avec une pression
pleurale de —18.5cmH;0 et une loi de comportement homogene et non personnalisée. La comparaison
qualitative avec les images cliniques nous montre une configuration finale proche de celle attendue.

4 Conclusions

Un modele poromécanique pulmonaire de la respiration a été mis en place. Celui-ci peut étre per-
sonnalisé pour chaque patient a partir de données cliniques (images biomédicales, pression pleurale), a
la fois par la géométrie, la loi de comportement et les conditions aux limites. La personnalisation de la
loi de comportement servira avant un tout comme un outil de diagnostic de la fibrose pulmonaire pour
les cliniciens en donnant des informations concernant la rigidité du tissu. Alimenté par des données cli-
niques longitudinales, ce modele pourra ensuite permettre d’étudier I’évolution de la maladie en termes
mécaniques et d’améliorer ainsi le pronostic de la maladie.
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FIGURE 2 — A gauche, état initial représenté par I’image en expiration /j et le maillage (en rouge) initial
du poumon gauche. A droite, état déformé représenté par I’image en inspiration /; et le maillage (en
rouge) déformé du poumon gauche, tel qu’obtenu par la simulation. Les deux images sont présentées en
vue coronale.
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